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静止型マルチピンホール SPECT システムを用いた 
画像再構成の研究 
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Multi-pinhole data acquisition in SPECT system enables us to acquire projection data without a rotation of 
gamma cameras, thus we can observe the function of organs dynamically. In addition, a multi-pinhole 
collimator can improve the sensitivity. However, the location and angle of pinholes are fixed in the data 
acquisition geometry, as a result, some artifacts may occur depending on the geometry. The purpose of this 
study is to develop a stationary data acquisition system. We performed with Monte Carlo simulations 
and did an experiments with GCA-9300R(Toshiba). 
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１． はじめに 
現在，医療等の分野において放射線を利用する事で体
内の情報を取得し，その情報をコンピュータを用いて映
像化・画像化していく事が行われている．患者の体内に
RI（放射性同位元素）を投与し，放出されるγ線を検出
器によって検出する事により体内臓器等の機能を映像
化・画像化する SPECT（Single Photon Emission Computed 
Tomography）を用いる方法がある． 
従来の人間用の検出器は脳専用や心臓専用などの特定
の臓器専用に検出器が配置されたものとなっている．半
導体を用いた検出器には，非常に高価なため検出器自体
を大きくする事が難しいという問題が存在する． 
一般的な SPECT 装置では検出器の全面に直進してきた
光子のみを検出するパラレルホールコリメータを設置し、
患者の周囲を回転しながらデータ収集が行われている．
しかし，これらのコリメータの検出効率は悪く一般的な
SPECTシステムでは検出器の数が 1つや 2つであるため，
検出器が対象の周りを回転してデータを収集する必要が
あり，データの収集に時間がかかり患者への負担がかか
る．近年，マルチピンホールコリメータは感度を上げ投
影数を増加させるために SPECT システムに採用されてい
る．市販されているシステムでは，脳や心筋専用にデザ
インされている[1]-[2]． 
ピンホールコリメータを複数持つマルチピンホールコ
リメータを用いる事で感度を高くする事が出来る．マル
チピンホールコリメータを用いたシステムにより，検出
器を回転させずデータを短時間で収集する事が可能とな
る． 
本研究では脳と心筋両方のデータ収集が可能な回転を
必要としない静止型 SPECT システムの開発を目的とする．
検出器とコリメータ，コリメータと回転中心間の距離や
コリメータ孔の大きさや配置といった要因で再構成画像
にアーティストが発生する可能性がある．そこで，シス
テムの実現にあたり複数のジオメトリでのシミュレーシ
ョンや試作機を用いた実験を行っていく． 
 
２． 提案システム 
従来の SPECT システムでは検出器が患者の周囲を回
転しながらデータ収集を行っている．提案システムでは
3 つの検出器を用いる．それぞれの検出器の全面にはマ
ルチピンホールコリメータを設置する事で投影数の増加
を図った．図 1 にシステムの概要を示す． 
 
 
Fig.1 提案システム 
また，提案手法の評価を行うために東芝メディカルシ
ステムズから発売されている GCA9300R と呼ばれる 3 検
出器型ガンマカメラ SPECT 装置にマルチピンホールコ
リメータを設置した試作機を作成した． 
 
 
Fig.2 GCA 9300R(TOSHIBA) 
 
３． 画像再構成 
（１）再構成手法 
a）OS-EM 法 
OS-EM（Orderd Subsets Expectation Maximization）
法とは最尤推定による画像再構成法である．実測投影デ
ータと推定投影データを比較し，最も確からしい画像に
再構成していく．投影データをいくつかのサブセットに
分割する事で計算速度を短縮化する事が出来る．  
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Table.1  記号の定義 
i 検出器の番号 
j 画素の番号 
m サブセット番号 
n 繰り返し回数 
iI  i 番目の検出器からの投影経路と重なる
画素の集合 
n
k  反復回数 n 回目における画素 j の値 
ijc  j 番目の画素から出た光子が i 番目の検出
器で検出される確率 
iY  i 番目の検出器における投影データ 
mS  m 番目のサブセットに属する投影データ 
 
b）吸収補正 
体内の深いところから放出された放射線は人体内部で
吸収を受ける確率が高くなり，体外から検出しにくくな
る．そのため体内でのγ線吸収を補正する必要がある． 
式(1)の OS-EM の式に組み込む事で吸収補正を行って
いく．線減弱係数を  とする．線減弱係数とは光子が物
体中を通過する時に発生する様々な相互作用により減弱
される割合の事である． 
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c）ピンホールの開口補正 
検出器で検出される光子の飛来方向を特定する際に誤
差が生じてしまう．この影響を考慮するために 7rays 法
を用いた[3]．これはピンホール孔から 7 本の投影線が出
ていると仮定し，画像再構成を行っていく．  
 
 
図 3 7rays 法 
 
d）検出器の補間 
画像再構成において各検出器のピクセルサイズが再構
成空間のピクセルサイズより大きい場合，各検出器から
伸ばした投影線の間隔が広くなり，再構成画像にアーテ
ィファクトが発生する原因となる（Fig.4）．この問題を
解決するために本研究では検出器の補間を行い，仮想的
に投影線を増加させた． 
 
  
Fig.4 投影線 
 
 
Fig.5 検出器の補間 
 
（２）感度補正 
ピンホールコリメータではピンホール孔の開口幅や穴
の傾きによって検出感度の不均一が生じる． よって，各
ピンホールを通って検出された光子の偏りを補正する必
要がある． 
本研究では図 6 に示すようにコリメータの真上に厚さ
を無視出来る面線源を設置し，モンテカルロ法による光
子輸送シミュレーションで各ピンホール毎に感度分布マ
ップを作成した．その感度分布マップを正規化し逆数を
画像再構成の際に投影データと掛け合わせることで感度
補正を行った． 
 Fig.6 感度補正 
 
（３）散乱線補正 
光子は媒質中で散乱を起こし，本来とは異なる位置の
検出器に取得されるため再構成画像のコントラストが低
下する．散乱線除去の手法として TEW を用いた[4]． 
式(3)より各検出器で primaryC を求めそれをカウント
数とした． 
 
 
Fig.7 散乱線補正 
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Table.2 記号の定義 
scatC  散乱線光子のカウント数 
subC  サブウィンドウのカウント数 
mainC  メインウィンドウのカウント数 
primaryC  散乱光子除去後のカウント数 
mainW  メインウィンドウの幅 
subW  サブウィンドウの幅 
 
４． シミュレーション条件 
 Fig.8 にシミュレーションで用いた脳ファントムおよ
び吸収係数分布を示す． 
 Table.3 にシミュレーション条件を示す．Fig.9，10
にシミュレーションに用いたコリメータを示す．1 つ目
のシミュレーションでは視野内に半径 110mm の球が，２
つ目のシミュレーションでは視野内に半径 110mm の球が
収まるようになっている． 
  
Fig.8 脳ファントムと吸収係数分布 
 
Table.3 シミュレーション条件 
投影数 3, 6 
回転半径 250 mm / 280 mm 
検出器とコリメータ間距離 80 mm 
検出器のサイズ 512×256 pixels 
検出器のピクセルサイズ 0.8×0.8 mm2 
検出器の位置分解能 2 mmFWHM 
画像サイズ 128×128×128 voxels 
画像のボクセルサイズ 1.7×1.7×1.7 mm3 
エネルギーウィンドウ 140±10% 
反復回数 10 回 
 
 
Fig.9 マルチピンホールコリメータ 
 
 
Fig.10 マルチピンホールコリメータ 
 
５． 実験条件 
Fig.9 と同じジオメトリでコリメータを試作し，Fig.2
に示す SPECT 装置に設置しデータ収集と画像再構成を行
った． 
Fig.11 にポイントソース，Fig.12 に脳ファントムを示
す．また Table.4 に実験条件を示す． 
 
 
Fig.11 ポイントソース 
 Fig.12 脳ファントム 
 
Table.4 実験条件 
投影数 3, 6, 12, 36 
放射能 1.5 mCi（ポイントソース) 
9.5 mCi（脳) 
投影数 3, 6, 12, 36 
回転半径 230 mm（ポイントソース) 
250 mm（脳） 
検出器とコリメータ間距離 76 mm 
検出器のサイズ 512×256 pixels 
検出器のピクセルサイズ 0.8×0.8 mm2 
画像サイズ 128×128×128 voxels 
画像のボクセルサイズ 1.7×1.7×1.7 mm3 
反復回数 10 回 
 
６． シミュレーション結果 
再構成結果と注目箇所のプロファイルを以下に示す． 
 
 
Fig.13 脳ファントム 
 
  
Fig.14 再構成画像（3, 6 投影 (回転半径 250 mm)） 
 
  
Fig.15 再構成画像（3, 6 投影 (回転半径 280 mm)） 
 
     
Fig.16 再構成画像のプロファイル 
（3, 6 投影 (回転半径 250 mm)） 
    
Fig.17 再構成画像のプロファイル 
（3, 6 投影 (回転半径 280 mm)） 
 
７． 実験結果 
（１）ポイントソース 
再構成画像と注目箇所のプロファイルを以下に示す． 
 
  
Fig.18 再構成画像（3, 6 投影） 
 
  
Fig.19 再構成画像（12, 36 投影） 
 
 
Fig.20 再構成画像のプロファイル 
 
（２）脳ファントム 
再構成画像と注目箇所のプロファイルを以下に示す． 
 
  
Fig.20 再構成画像（3, 6 投影） 
 
  
Fig.21 再構成画像（12, 36 投影） 
 
 
 Fig.22 再構成画像のプロファイル 
 
８． 考察 
（１）シミュレーション 
回転半径を変化させる事で特別大きな違いは見られな
かったが，脳ファントムの再構成画像において回転半径
250mm の状態でのシミュレーション結果の方が回転半径
280mm に比べて画像の中心部が細かく表されている． 
回転半径を大きくすると大きな物体を計測する事が可
能となるが，散乱線の影響等で画像がボケやすくなるた
め検出する対象の大きさが決まっている場合はなるべく
回転半径を短くし，投影数を増やしていく必要がある． 
回転半径が長くなると入射する散乱線の数が増える事
や再構成画像の結果から，このシミュレーション条件で
は回転半径が 250mm の時の結果の方が好ましいと考えら
れる． 
よって，実験ではこのジオメトリでデータ収集と画像
再構成を行った． 
 
（２）実験 
a）ポイントソース 
3 方向では三角形状の再構成画像のデータが得られた．
原因としてはデータ収集時にズレが生じてしまっている
からだと考えられる．また投影数を増やすと丸型に形が
近づいていくが十分な結果だとは言えない． 
データ収集時のズレを補正していく必要がある． 
 
b）脳ファントム 
3 方向ではかなり潰れた再構成画像となっており内部
構造が正しく再構成出来ていなかった．また，投影数を
増やした状態でもボケが生じていて内部構造がはっきり
と再構成はされていない． 
中心部のコントラストが低下しているため吸収補正が
上手く行われていない．これはピンホール孔が大きすぎ
る事が原因だと考えられる． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
９． 結論 
本研究ではマルチピンホールコリメータを用いたスタ
ティック型 SPECT システムのシミュレーションと実験を
行った． 
シミュレーションでは投影数の少ない静止型の状態で
も許容範囲内と言える結果を得る事が出来た． 
しかし実験ではデータ収集時のズレの補正等まだ問題
点が残っているので改善が必要となる． 
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